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RÉSUMÉ
On propose une méthode quantitative d'imagerie acoustique, synthèse des travaux actuels sur l'impédographie
ultrasonore (modélisation unidimensionnelle de l'échographie) et sur la Tomographie Ultrasonore. Le résultat
attendu est une imagerie en coupes d'impédance acoustique . On expose la théorie de la méthode, basée sur une
modélisation adaptée du milieu en termes d'impédance acoustique . On propose deux balayages particuliers et
leurs algorithmes de reconstruction associés, permettant de n'avoir à effectuer que des transformées de Fourier
unidimensionnelles . L'un est à large bande et ne nécessite qu'un balayage spatial ; l'autre est à bande étroite et
nécessite un double balayage spatial.
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SUMMAR Y
We propose a quantitative acoustical imaging method, synthesis of present works on ultrasonic impediography (one
dimensional modelization of echography) and on ultrasonic tomography . The waited result is an acoustic impedance
imagery. We expose two particular scannings, with their specific reconstruction algorithms, needing only one
dimensional Fourier Transforms . One needs wide band signais and a simple spatial scanning . The other needs
narrow-band signais and a double spatial scanning .
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Les recherches actuelles sur l'imagerie ultrasonore por-
tent sur la quantification d'image. L'échographie est
en effet une technique qualitative en ce sens que les
niveaux de gris ou de couleur utilisés sont arbitraires,
et dépourvus de toute interprétation physique. On
sait en effet que le paramètre significatif est la
« réflectivité » du milieu, c'est-à-dire son pouvoir écho-
gène, qui est non seulement fonction de ses caractéristi-
ques physiques, mais également de l'angle de vue, du
signal utilisé, etc. Vouloir aller plus loin, et affecter à
chaque point ou « pixel » d'une image une certaine
valeur d'un certain paramètre physique caractéristique
du milieu (comme le fait la tomodensitométrie en
rayons X), nécessite de poser le problème en termes
physiques, à savoir en terme de problème inverse
de diffusion acoustique . Ce qui pose avec acuité le
problème de la modélisation acoustique en elle-même .
Il faut en effet trouver une formulation à la fois
suffisamment réaliste et synthétique, c'est-à-dire
réduite au plus petit nombre de paramètres, afin de
conduire à une inversion praticable .
Nous avons réussi à réduire ce nombre à l'unité en
focalisant notre attention sur la réflexion des ondes,
au détriment de la transmission. On montre alors
qu'un seul paramètre joue un rôle significatif, l'Impé-
dance Acoustique. La résolution du problème inverse
de diffusion conduira donc à une imagerie d'impé-
dance. Nous ne résoudrons en fait que le problème
inverse linéarisé, par des algorithmes de reconstruc-
tion tomographique inspirés de ceux de la tomodensi-
tométrie en rayons X. Par analogie nous dénomme-
rons donc, la technique, tomo-impédométrie ultraso-
nore, ou tomographie d'impédance acoustique .




On néglige en un premier temps les phénomènes,
d'absorption-dispersion dus aux processus dissipatifs
pour se centrer sur le seul phénomène de diffusion
par les inhomogénéités du milieu. Une étude à une
dimension montre que l'effet des fluctuations du coeffi-
cient d'absorption sur la diffusion est négligeable,
dans le cas des milieux biologiques et aux fréquences
usuelles de l'échographie (gamme 1-10 MHz) . L'erreur
commise en négligeant l'absorption est de l'ordre de
al (absorption par longueur d'onde), c'est-à-dire
moins de 10 -2 [1] .
On décrit donc le milieu inhomogène, du point de
vue acoustique, par ses seules fluctuations de densité
p et de célérité C. L'équation de propagation de la








En pratique les ultrasons sont émis par une sonde qui
est soit en contact avec la peau par l'intermédiaire
d'un gel de couplage (caractérisation
in vivo), soit
immergée dans une cuve d'eau assurant le couplage
(caractérisation in vitro). Il est commode de considérer
le fluide de couplage comme une référence homogène,
de caractéristiques connues p o, C o .





C C2 - Co) a t2 +
grPp . grad P.
En introduisant les quantités a=(C 2 -C2)/C2 et
Ç=Log(Z/Zo) caractérisant respectivement les fluc-
tuations quadratiques de célérité C et les fluctuations
logarithmiques d'impédance Z = p C










grad (Log (1- a)) . grad P+grad t . grad P.
Les tissus biologiques se caractérisant par leur faible
inhomogénéité (a10 -2 ), on peut écrire, à l'ordre











grad a . grad P+grad Ç . grad P.
C'est la modélisation que nous avons choisie pour
caractériser, du point de vue acoustique, les milieux
biologiques. On se propose maintenant de résoudre
le problème inverse de la diffusion, c'est-à-dire l'identi-
fication des paramètres a et
Ç
à partir de mesures de
diffusion. Ayant fait l'hypothèse que ces paramètres
sont petits pour les milieux biologiques, on peut se
volume 2 - n° 2 -1985
contenter de résoudre le problème inverse linéarisé en
faisant appel à une approximation de monodiffusion
pour le problème direct, qu'on inverse ensuite .
2. Le problème direct
On suppose qu'on émet, dans le fluide de couplage,
une onde plane unitaire de direction no (vecteur uni-
taire) et pulsation »
P
o =Po
eimt =ei(tôt -kn o .x)
où k =(o/C, est le nombre d'onde dans la partie homo-
gène.
En cherchant une solution également de type harmoni-
que P=pe' `° `, p devra satisfaire à l'équation aux déri-
vées partielles
Ap+k 2p=kZ ap -!gradoc .gradp+gradÇ .gradp
et donc à l'équation intégrale équivalente
p (x, (») =Po (x, (») f + fg (x, x', (»)
K3
k Z ap -
1









g est la fonction de Green de l'opérateur de
Helmholtz, caractérisant la propagation en milieu
indéfini
Ag+k 2g=ô(x-x').
Les paramètres d'inhomogénéité a,
Ç
étant petits
(' 10 _ 2) pour les milieux biologiques, (ceux-ci étant
essentiellement constitués par de l'eau) ; on peut se
contenter d'une approximation de monodiffusion
(approximation de Born), c'est-à-dire du premier itéré
de l'équation intégrale. Le champ diffusé s'écrit ainsi,
à l'ordre un
Pâl) (x, w) =P









Enfin, pour simplifier les calculs, on s'arrange pour
travailler à grande distance des transducteurs, de
façon à pouvoir s'affranchir de la structure en général
très complexe du champ proche des transducteurs . Ce
mode de travail ne pose actuellement aucun problème
pratique, que ce soit pour des mesures in vitro (cuve
suffisamment grande) ou in vivo (cales d'épaisseur sou-




On suppose donc que la distance de travail est grande
par rapport à l'étendue de la zone diffusante
	 j
x
I ›l ' d x' e Supp (a, Ç),X,
support des inhomogénéités .
Alors
ikl X I






où n = x/ I x l est le vecteur unitaire caractérisant la
direction d'observation .
Dans ces conditions, le champ (asymptotique) diffusé
s'écrit
e-iklx1
Pâh (x, (») =
4xlxl









JK- k (n 0 -n)
où & (K) et ~ (K) sont les transformées de Fourier
spatiales des quantités a (x) et
Ç
(x) qui caractérisent
l'inhomogénéité du milieu, et que nous nommerons












h est la réponse fréquentielle en diffusion (asymptoti-
que) du milieu, pour une direction d'incidence n o et
une direction d'observation n.
A ce niveau, des calculs, on voit que les fluctuations
de célérité et d'impédance déterminent, d'une manière
unique, la réponse fréquentielle en diffusion . Par
contre il n'y a pas, à priori, unicité du problème
inverse .
Cependant, si l'on étudie plus en détail les diagram-
mes de directivité de la diffusion par les fluctuations
de célérité a et par les fluctuations d'impédance Ç,
on se rend compte que les premières produisent une
diffusion avant (c'est-à-dire maximale pour n=no) et
les secondes une diffusion arrière (c'est-à-dire maxi-
male pour n= -no) . Les deux diagrammes présentent
des caractéristiques cardoïdes, symétriques l'une par
rapport à l'autre à l'autre. Cet effet fortement directif
fait que seule l'impédance joue un rôle significatif en
réflexion, et seule la célérité en transmission . On peut
donc adopter une modélisation à un seul paramètre
l'impédance pour la réflexion et la célérité pour la
transmission
en réflexion
h(1)(no, n, w)=- k
2 (1-no
.n)~(k(no-n)),
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en transmission
hl' ) (no, n, co)=-k2(1+no .n)2(k(no-n)) .
On montre que cette modélisation à un seul paramètre
(impédance en réflexion, célérité en transmission) n'in-
troduit qu'une erreur sur la mesure du champ diffusé
de l'ordre de 1 . pour des décalages de ±12° par
rapport à la réflexion pure (n = -no) ou par rapport
à la transmission pure (n=no ) ; de l'ordre de 10%
pour des décalages de +37' .
Par la suite, on ne s'intéressera qu'à la zone de
réflexion qui correspond à la modélisation de
l'échographie . On n'aura donc affaire qu'au seul para-
mètre
Ç
= Log (Z/Z o ) qui caractérise les fluctua-
tions d'impédance
h (1) (no, n, w) = -k 2 (1-no . n) Z(k (no, n)) .
C'est cette modélisation à un seul paramètre qui assu-
rera l'unicité de la solution du problème inverse
linéarisé. La solution de ce problème est simple
: il
suffit d'effectuer une simple inversion de Fourier de
données de diffusion adéquates pour recouvrer
l'« objet » Ç, fluctuations logarithmiques d'impédan-
ces, c'est la tomographie d'impédance acoustique .
Auparavant nous allons comparer notre formulation
aux deux formulations les plus couramment utilisées
dans ce domaine .
3. Comparaison aux autres formulations
Les deux formulations les plus utilisées sont
- la formulation en termes de fluctuations de
compressibilité et de densité [2], particulièrement utili-
sée en Génie Biologique et Médical [3, 4], en négli-
geant généralement sans argumentation satisfaisante





+ div (y grad P









po p étant la densité .
p '
Elle conduit à la réponse fréquentielle en diffusion à
l'ordre un (approximation de Born)
hl" (no, n, w)=k2 (µ(K)+no
.ny(K))K=k(o0 -or
- La formulation en termes de fluctuations de célé-
rité et de densité utilisée particulièrement en
géophysique [5] et en propagation aléatoire [6], en
négligeant également sans argumentation réelle les






a t2 +grad rl . grad P,
C





a =	, C étant la célérité,
C
2
il = Log (P/Po),
Elle conduit à la réponse fréquentielle en diffusion à
l'ordre un (approximation de Born)
hl' ) (no, n, co) =-k2(&(K)+(1-no .n)rl(K))K=k(no
Les trois formulations peuvent être testées sur le cas
académique de la diffusion par une sphère fluide .
Il existe en effet une solution analytique exacte du
problème [2] qui peut servir de référence. Dans le cas
particulier de la sphère de petites dimensions par
rapport à la longueur d'onde, la formulation asympto-
tique exacte et les trois formulations approchées
(milieu faiblement inhomogène, approximation de
Born) donnent
solution exacte
h(no , n, w)=k2V1µ+ 1	
7
/3 cos01,
solution approchée en (a, Ç) :
hl' ) (n o, n, w)=-k 2 V12( 1+cos0)+Ç(1-cos0)1,
solution approchée en (µ, y)
h (1) (no, n, w) =k2 V [g +y cos 8],
solution approchée en (a, rl)
h(1) (no , n, w)=-k2 V [a+ il (1-cos 0)],
où V=(4/3)na 3 est le volume de la sphère (et a son
rayon) et 0=(no , n) l'angle de diffusion .
On montre que les trois formulations approchées ont
des performances identiques et sont bien des approxi-
mations d'ordre un de la formulation exacte . Leur
précision est la même : l'erreur relative est du même
ordre de grandeur que les petits paramètres qui carac-
térisent l'inhomogénéïté.
L'intérêt essentiel de notre formulation est donc,
comme nous l'avons déjà mentionné, d'être réduite à
un seul paramètre sur une large plage angulaire
autour de la réflexion pure ou de la transmission
pure : + 12° pour une erreur de 1 %, ± 37° pour une
erreur de 10 % .
Par la suite, on se limitera à la zone de réflexion, pour
laquelle la modélisation fait appel au seul paramètre
impédance .
On se propose donc de reconstruire l'« objet »
Ç = Log (Z/Z o) profil logarithmique d'impédance, à
partir de mesures de diffusion h (n o , n, w) .
4. Le problème inverse
La relation établie entre la réponse fréquentielle en
diffusion h'(no, n, w), et la transformée de Fourier
spatiale de l'« objet »
Ç
montre que l'on peut, en
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p étant la densité.
pratiquant un grand nombre de mesures de diffusion
pour diverses incidences n o , diverses directions d'obser-
vation n et diverses fréquences w, « remplir » l'espace
de Fourier de l'objet. Chaque mesure h(no, n, w),
donnant accès à la valeur de
Ç
au point
K = k (no -n) = (n
o -n) .
0
A partir de ce point de vue, on pourrait envisager un
remplissage plus ou moins empirique, en pratiquant
une interpolation pour remplir les vides, et un moyen-
nage pour les mesures redondantes [7] .
C'est un point de vue que nous n'avons pas adopté
car sa mise en oeuvre nécessite, pour recouvrer l'objet,
de procéder à des transformées de Fourier (inverses)
multidimensionnelles, et donc de disposer de calcula-
teurs suffisamment puissants, incompatibles avec la
légèreté traditionnelle des techniques d'imagerie ultra-
sonore.
Dans ce même souci d'alléger les procédures numéri-
ques, nous nous ramenons à un problème bidimension-
nel par focalisation acoustique dans un plan de coupe .
Diverses techniques sont pour cela utilisables ; focalisa-
tion par lentille cylindrique, focalisation par antenne . . .
Nous préconisons donc une technique hybride de foca-
lisation classique dans un plan et de reconstruction
numérique dans ce plan ; bien que rien ne s'oppose
dans le principe à étendre à trois dimensions les procé-
dures que nous allons proposer .
Nous proposons deux méthodes
- la première, à base de balayage mixte, spatial et
fréquentiel, (le balayage spatial devrait être double si
on voulait travailler à 3 dimensions) .
- La deuxième, à base de double balayage spatial
(triple à 3 dimensions) .
Toutes deux évitent d'avoir à pratiquer des
transformées de Fourier multidimensionnelles .
La première méthode fait appel à la technique désor-
mais classique de reconstruction par sommation des
rétroprojections filtrées ; la seconde a une technique
plus récente de reconstruction par sommation des
rétropropagations filtrées .
Les deux techniques proposées ne sont donc pas à
proprement parler originales. Ce qui l'est plus, c'est
la nature du paramètre reconstruit qui est ici l'Impé-
dance Acoustique, et les données qui sont d'habitude
des mesures en transmission, avec des balayages pure-
ment spatiaux .
4 . 1 . RECONSTRUCTION PAR BALAYAGE SPATIO-FRÉ-
QUENTIEL
Si l'on garde l'angle de diffusion 0=(n o , n) fixe et
procède à un double balayage
- fréquentiel entre co ni . e t
Corna. ;
- spatial de l'angle d'incidence (p=(Ox, n o) entre
-n et
+n
(en faisant par exemple tourner l'ensemble
émetteur-récepteur autour de l'objet, ou l'objet lui-
même) ; on montre (fig . 1) qu'on remplit le plan de




Fig . 1 . - Couverture spectrale par balayage spatio fréquentiel.
Fig. 1 . -
Spectral cover by space frequency scanning .
centre 0, selon une couronne de centre 0 et rayons
intérieurs
	




(Pour plus de clarté, les figures représentent des mon-
tages en transmission .)
On procède donc à un filtrage spatial de bande







l'objet filtré à reconstruire (des procédures
de déconvolution [8] devraient permettre d'étendre au
maximum cette bande) .











à partir des mesures de Z' (K) aux points
K = k (no - n), c'est-à-dire aux points
K x=
k [cos (p -cos (0 + (p)],
K=
Ky = k [sin cp- sin (0 + (p)],




Soient Ç'B(0, k) ces mesures (0 étant
fixe) .
Le jacobien de la transformation qui permet de passer
du système [Kx, Ky] au système [k, cp] est
J=2k(1-cos0)=4ksin2 0 .















2 k sin (0/2) [x sin
(op+(0/2))-y cos (e+(B/2))I





Soit, en procédant au changement de variable
k --•
x
= 2 k sin (0/2), en notant





( O, k) _
- k2 (1-cos 0) 2 k 2 sin 2 (0/2)









est l'abscisse du point (x, y) dans le repère [O ~, O 111
obtenu par rotation du repère [Ox, Oy] d'un angle

































P' (0,)=TF(0,X))=2~J~ (0, X)e` X'dX
H ()=TF - '
(X Y (X))






P,'(0, ~), transformée de Fourier inverse
~,e
(0, k) « coupe » de la transformée de
Fourier bidimensionnelle de l'« objet »
Ç
suivant Off, .




C'est la formulation classique de la reconstruction
tomographique par sommation des rétroprojections
(ou projections inverses) filtrées n,(~,
Il)
[9] .
On appelle en effet rétroprojection l'opération qui
consiste à faire correspondre à une projection P,(~)
la quantité R, (~, il) = P, () (donc indépendante de
rl) . Son noyau est G (, rl) = S () .











it , il) =
a
Le moyen le plus commode de calculer ces rétroprojec-
tions filtrées 7C,, est le calcul fréquentiel .




(0, k) _ -
2 k 2 sin 2 (0/2)
et l'intégrale en X = 2 k sin(0/2) .
On peut aussi calculer directement i, en fonction de
h, sans passer non plus par x . On trouve
ic ( T1)= - 1
%'kMax
dk
h, (0 w) e




L'algorithme est simple : pour chaque angle d'inci-
dence (p, on fait une acquisition à aussi large bande
que possible, soit par balayage fréquentiel, soit par
excitation pseudo-aléatoire, soit encore plus simple-
ment en impulsions. On recueille alors la réponse
impulsionnelle après échantillonnage . On utilise la
transformée de Fourier pour trouver la réponse fré-
quentielle, on calcule la rétroprojection filtrée qu'on
ajoute aux précédentes .
La bande maximale [2 kmin, 2 kMax] est couverte en
position de rétrodiffusion (O=it) . C'est cette position
qui offre la meilleure résolution d'image 1/2
kMax.
C'est
malheureusement aussi celle qui filtre le plus les basses
fréquences . Or ce sont celles-ci qui sont généralement
porteuses de l'information quantitative . Pour accéder
à cette information il vaut mieux s'écarter au maxi-
mum de la rétrodiffusion, dans la limite de validité
déjà précisée de la modélisation à un seul paramètre
l'impédance .
La plus basse fréquence couverte est alors
2 kmin sin (0/2) . Le mieux semble donc de procéder à
une superposition d'images effectuées pour divers
angles de diffusion .
4 .2. RECONSTRUCTION PAR DOUBLE BALAYAGE SPATIAL
Si l'on garde la fréquence w fixe et procède à un
double balayage spatial
- de l'angle de diffusion 0=(no, n) entre 0min
et
OMax,
(tous deux compris entre 0 et 7n) ;
- de l'angle d'incidence (p=(Ox, n o) entre -7C et
+n; on montre (fig. 2) qu'on remplit le plan de
Fourier de l'objet Ç, par arcs de cercles successifs de
centre k no et rayon k, une couronne de centre 0 et
rayons intérieurs et extérieurs
2 k sin 0min/2,
2 k sin OMax/2 .
On effectue donc un filtrage de bande
B = [2 k sin 0min/2, 2 k sin OMax/ 2].
Soit
yB
l'objet filtré à reconstruire . Il faut procéder à
la tra
S
nsformée de Fourier inverse
ÇB(x)=(21
Ç B(K) eix .xd2K
n) R 2
volume 2 - n° 2 -1985
Mg. 2 . -
Couverture spectrale par double balayage spatial
.
Fig. 2. -
Spectral cover by double spatial scanning .








=k [cos (p- cos (0+(p)],
=
Ky = k [sin (p - sin (0 + (p)],
couverts
	
par un balayage 0 e
[Omin, OMax],
(pe[-n, +x] . Soient ~'» (0, k) ces mesures .
Le jacobien de la transformation qui permet de passer
du système [Kx, KY) au système [0, (p] est J=k 2 sin0.











ik { (x sin
g
- y cos ip) sin B +(x cos g+ y sin q,) (1 -cos B) )
Soit, en procédant au changement de variable
0 --> x = k sin 0, en notant
1 1
) W
(x' k) _ cos 0 ~~ (0'
k)




et en utilisant le changement de variable d'espace
[x, y] --> [~, il] obtenu par rotation du repère [Ox, Oy]
d'un angle










~ = x sin (p -y cos (p,



























xY(x)e ixt dx= - Pf(
2 ),









Par analogie avec la formulation précédente, et en
reprenant la terminologie de Devaney [4] (qui a résolu
un problème comparable, mais avec des fluctuations
de compressibilité et en champ proche), on dit qu'on
a résolu le problème inverse linéarisé de la reconstruc-
tion tomographique par sommation des rétropropaga-
tions filtrées x q,(~,
Il)
.
Le filtre H est le même que précédemment .
L'opérateur de rétroprojection de noyau ô (~) est rem-
placé par l'opérateur de rétropropagation de noyau
G(~, il) .
On remarque qu'en hautes fréquences
(k --> oc) : G (Eu, il) --> S (~) c'est-à-dire que l'opérateur
de rétropropagation tend vers l'opérateur de rétropro-
jection . (On est alors dans le domaine de l'acoustique
géométrique .)
Comme précédemment, le moyen de calcul des rétro-
propagation filtrées il) le plus commode est
l'intégrale fréquentielle .
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cos 0(l -cos 0) k
et :
x
= k sin 0 .
On peut aussi les calculer directement à partir de h,






B ( , rl) _















2 ik sin (0/2) [t cos (0/2)+,i sin (0/2))
Comme précédemment la procédure est simple : pour
chaque angle d'incidence (p, on procède à un balayage
de l'angle de diffusion. Ce balayage peut être obtenu
soit directement par rotation du récepteur, soit indirec-
tement par un balayage transversal, selon P,4' à une
distance OP0 =ro (fig. 3).
H
r ^






Liaison balayage linéaire-balayage angulaire .
Fig. 3 . - Joint between linear and angular
scanning.
it (~, I1)








2 2 112 h~
(0, w),
4 n (ro + )
d'où hq,(8,
w) aux points 0= Arc tg(~/ro) .
On calcule ensuite la rétropropagation filtrée
qu'on ajoute aux précédentes.
5. Perspectives, conclusions
Un banc de tomographie ultrasonore est en cours de
réalisation
. Il permettra de travailler aussi bien en
réflexion, pour tester nos deux algorithmes de tomo-
graphie d'impédance, qu'en transmission
pour mettre
en aeuvre les algorithmes plus classiques de tomo-
graphie de célérité [10] .
Il permettra également de
simuler les imageurs échographiques usuels à balayage
linéaire ou sectoriel. On aura donc un outil qui
permettra non seulement de mettre au point notre
technique propre d'imagerie, mais également de la
comparer à pratiquement toutes les autres
.
C'est sur la réalisation de ce banc que porte actuelle-
ment notre effort, mais on peut d'ores et déjà imaginer
les prolongements scientifiques du travail
. Ceux-ci
porteront probablement sur la modélisation : modéli-
sation des transducteurs (directivité), de l'atténuation
(absorption) de la diffusion (diffusion multiple)
. Cor-
rollairement à ce raffinement de la modélisation, la
LA TOMOGRAPHIE D'IMPÉDANCE ACOUSTIQUE
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résolution du problème inverse devra s'adapter à une
complexité croissante, afin de conserver à l'étude son
caractère pratique, qui est l'imagerie quantitative au
moyen des ultrasons.
Manuscrit reçu le 22 novembre 1894 .
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